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ФиБриН – ПерСПеКтиВНЫЙ МАтериАл длЯ тКАНеВОЙ 
СОСУдиСтОЙ иНЖеНерии
В.Г. Матвеева, М.Ю. Ханова, Л.В. Антонова, Л.С. Барбараш
ФГБУ «Научно-исследовательский институт комплексных проблем сердечно-сосудистых 
заболеваний», Кемерово, Российская федерация
В данном обзоре свойства фибрина рассматриваются с позиции возможности использования в тканевой 
сосудистой инженерии (ТСИ). Аутологичный фибрин является одним из самых доступных биополимеров, 
поскольку с помощью несложных методик может быть получен из периферической крови. В обзоре даны 
описание и сравнительная характеристика методов и подходов получения фибринового геля. Способности 
фибрина поддерживать адгезию и миграцию, служить биологической клеточной нишей, контролировать 
ангиогенез, накапливать и дозированно высвобождать факторы роста являются уникальными и крайне 
полезными в ТСИ. Огромный потенциал формования позволяет получать сложные трехмерные формы, 
использовать фибрин как самостоятельный каркас или в качестве модифицирующего покрытия/пропитки. 
Фибриновые гели способны к полной биодеградации с помощью фибринолиза, но этот процесс должен 
хорошо контролироваться и быть предсказуемым. В обзоре обсуждаются основные способы регуляции 
скорости фибринолиза, а также возможные побочные эффекты такого воздействия. Низкая механическая 
прочность является главным ограничением использования фибрина в качестве основного каркаса в сосудис‑
тых протезах. В работе представлены возможные варианты повышения прочностных свойств фибриновой 
матрицы и дана оценка их эффективности. С учетом всех уникальных свойств и особенностей фибрин 
вполне может стать основой для идеального полностью аутологичного тканеинженерного сосудистого 
протеза малого диаметра.
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This review looks at the use of fibrin in vascular tissue engineering (VTE). Autologous fibrin is one of the most 
affordable biopolymers because it can be obtained from peripheral blood by simple techniques. A description and 
comparative analysis of the methods and approaches for producing fibrin gel is provided. The ability of fibrin to 
promote cell attachment and migration, survival and angiogenesis, to accumulate growth factors and release them 
in a controlled manner, are unique and extremely useful in VTE. Fibrin gels can serve as a three‑dimensional 
matrix molded in different sizes and shapes to be applied in a variety of ways, including as a scaffold, coating, or 
impregnation material. Fibrin’s high porosity and biodegradability allows controllable release of growth factors, 
yet fibrinolysis must be tightly regulated to avoid side effects. We discuss the main methods of regulating the rate 
of fibrinolysis, as well as possible side effects of such exposure. Low mechanical strength is the main limitation 
in using fibrin as a scaffold for vascular tissue engineering. Possible options for increasing the strength properties 
of fibrin matrix and evaluating their effectiveness are presented. We propose that unique biocompatibility and 
ideal biodegradation profile of fibrin justify its use as a scaffold material for developing an ideal fully autologous 
small‑diameter tissue‑engineered vascular graft.
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ВВедеНие
Продолжается активный поиск идеального мате‑
риала для тканевой сосудистой инженерии (ТСИ). 
Разработанные синтетические материалы, такие 
как дакрон или политетрафторэтилен (PTFE), поли‑
этилентерефталат (PET), с успехом используются в 
реконструкции сосудов большого диаметра, но ма‑
лопригодны для создания протезов сосудов мало‑
го диаметра (менее 6 мм) по причине гипертрофии 
интимы и тромбоза вследствие неполной эндотели‑
зации, низкой скорости кровотока и несовпадения 
комплаентности (диаметра сосуда и его адаптивных 
реакций на изменение артериального давления) [1]. 
Отсутствие эффективных протезов сосудов малого 
диаметра актуализирует поиск оригинальных стра‑
тегий, новых материалов и их модификаций.
Понимание значимости нормальных физиологи‑
ческих реакций сосудистой стенки в профилактике 
и борьбе с тромбозами, гиперплазией и воспалением 
сформировало целое направление в ТСИ, связанное 
с имитацией структуры и функции нативной артери‑
альной стенки при разработке сосудистых протезов 
нового поколения. Среди наиболее перспективных 
подходов в ТСИ, связанных с максимальной имита‑
цией внеклеточного матрикса (ВКМ) в сочетании с 
биологической функциональностью продукта, сле‑
дует отметить заселение клетками биогелей и техно‑
логию биодеградируемых каркасов. В этих направ‑
лениях фибрин вызывает у исследователей особый 
интерес, поскольку он обладает набором уникаль‑
ных характеристик, которые делают его практически 
идеальным природным биологическим материалом 
для ТСИ [2].
Фибрин формируется на конечном этапе коагуля‑
ционного каскада и представляет собой натуральную 
бидеградируемую матрицу. Биоматериалы на основе 
фибрина обладают идеальной биосовместимостью, 
имеют высокое сродство к различным биологиче‑
ским поверхностям, контролируемой биодеградации 
посредством фибринолиза, при этом продукты био‑
деградации нетоксичны [3].
В настоящее время фибриновый гель активно ис‑
пользуется в клинике для гемостатических целей, за‑
крытия раневой поверхности и в качестве герметика. 
В ТИ ведутся поиски в области создания фибриновых 
матриксов в офтальмологии (восстановление склеры 
[4] и хрусталика [5]), в неврологии (восстановление 
нервных сплетений и периферических нервов [6]), 
в травматологии и ортопедии (восстановление хря‑
ща [7]), при создании искусственной кожи [8] и т. д. 
Будучи натуральным физиологическим каркасом, он 
поддерживает ангиогенез и репарацию тканей [9]. 
Волокна фибрина содержат сайты клеточной адгезии, 
которые создают платформу для адгезии, миграции 
и пролиферации клеток, условия для формирования 
полноценной ткани [10]. Трехмерная пористая струк‑
тура фибрина поддерживает миграцию клеток внутрь 
каркаса и их жизнедеятельность благодаря диффузии 
питательных веществ и кислорода внутрь фибрино‑
вого каркаса и удалению отработанных продуктов 
[11]. Фибрин является самым доступным из всех по‑
лимеров. Фибриновые гели достаточно просто и в 
короткие сроки могут быть получены из собственной 
крови пациентов. Сформированные на его основе 
аутологичные скаффолды не имеют риска переноса 
различных патогенов и запуска иммунной реакции 
организма на инородное тело. Далее более подробно 
будут освещены свойства и особенности фибрина, 
имеющие принципиальное значение для ТСИ.
МеХАНиЗМЫ ФОрМирОВАНиЯ 
ФиБриНОВОГО ГелЯ
Фибрин – продукт полимеризации фибриногена 
как конечный этап коагуляционного каскада. Фиб‑
риноген представляет собой гетеродимер гликопро‑
теина, который состоит из 3 пар идентичных цепей 
(α, β и γ). На первом этапе под действием фермента 
тромбина образуются активные одиночные молекулы 
фибрин‑мономера, способные к полимеризации и 
формированию нитей фибрина (рис. 1). Ионы каль‑
ция служат ключевыми кофакторами в ферментатив‑
ном превращении фибриногена в фибрин. На этом 
этапе фибрин растворяется в 5М мочевине, поэтому 
он получил название растворимого фибрина.
Одновременно тромбин активирует XIII фактор, 
который в присутствии ионов кальция (Ca2+) образует 
латеральные ковалентные связи между D‑домена‑
ми фибриновых мономеров. Латеральная агрегация 
фибриновых волокон приводит к их утолщению и 
повышению упруго‑деформативных свойств [12]. 
Общие механические свойства фибрина определяют‑
ся структурными особенностями на уровне молекул, 
отдельных волокон, а также разветвленности волокон 
в сети фибрина [13, 14]. Внесение XIII фактора в 
достаточной концентрации позволяет получить фиб‑
рин с хорошими биомеханическими свойствами [15, 
16]. Высокая концентрация XIII также катализирует 
сшивание белков клеточной адгезии, что способству‑
ет повышению адгезионных свойств фибрина [17].
СПОСОБЫ ПОлУчеНиЯ ПреЦиПитАтА 
ФиБриНОГеНА и ФиБриНОВОГО ГелЯ
Аутологичный преципитат фибриногена получа‑
ют из плазмы крови с помощью физических и хи‑
мических методов. Криопреципитация относится к 
физическим методам преципитации и описана во 
многих источниках. При этом протоколы сильно от‑
личаются по времени и температуре заморозки, а 
также температуре и времени оттаивания, количеству 
циклов заморозки–оттаивания. Химические методы в 
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основном включают преципитацию аммония сульфа‑
том и этанолом, также используют их сочетание [18, 
19]. Фавориты методов преципитации (этаноловая, 
аммония сульфат и криопреципитация), по данным 
различных источников, отличаются, поскольку кри‑
терии оценок различны. В одних случаях преиму‑
щество отдается этаноловому методу, поскольку в 
преципитате выше концентрация фибриногена и 
меньше время, затраченное на его получение [20]. 
В других случаях лидером называют криопреципи‑
тацию, поскольку при достаточно высокой концент‑
рации фибриногена механические свойства получен‑
ного фибрина выше [21], что связывают с частичной 
денатурацией белков при добавлении этанола или 
аммония сульфата с дальнейшим формированием 
неполноценных связей между фибрин‑мономерами 
и рыхлости фибринового сгустка. Поэтому в зави‑
симости от конечной цели используют различные 
технологии получения преципитата фибриногена.
В большинстве исследований фибриновый гель 
получают из преципитата фибрина путем внесения 
аутологичного или коммерческого тромбина и CaCl2 
[22, 23]. Tomomi Hasegawa и коллегами разработана и 
представлена бестромбиновая технология получения 
фибрина из фибриногена [24]. В данном варианте 
используется полимеризующая смесь, которая в срав‑
нении с тромбином обладает низкой тромбогеннос‑
тью, а при сравнении с коммерческим тромбином не 
активирует иммунный ответ [25].
еСтеСтВеННАЯ и КОНтрОлирУеМАЯ 
БиОдеГрАдАЦиЯ ФиБриНА
Фибриновые гели обладают преимуществом пол‑
ностью биодеградируемого полимера с возможнос‑
Рис. 1. Принципиальная схема полимеризации фибрина. Тромбин отщепляет от фибриногена фибринопептиды А и 
В, после чего открываются комплиментарные участки на доменах E и D для взаимодействия knob‑hole. На этом эта‑
пе образуются олигомеры, которые удлиняются и формируют двухцепочечные растворимые фибрин‑полимеры. Под 
действием XIIIa фактора в присутствии ионов кальция образуются ковалентные связи между D‑доменами смежных 
мономеров фибрина. Сначала попарно сшиваются γ‑цепи, далее α‑цепи. На этом этапе фибрин‑полимер становится 
нерастворимым и приобретает механическую прочность. Далее двухцепочечные молекулы фибрина (протофибрил‑
лы) латерально агрегируют, образуя волокна, процесс усиливается за счет αC‑взаимодействий D‑доменов. Удлинение 
и утолщение фибриновых волокон сопровождается их разветвлением, в результате выстраивается трехмерная фиб‑
риновая сеть
Fig. 1. Schematic diagram of the fibrin polymerization. Thrombin cleaves fibrinopeptides A and B from fibrinogen, after 
which the complementary regions on domains E and D open for knob‑hole interaction. At this stage, the oligomers lengthen 
and form two‑stranded soluble fibrin polymers. XIIIa factor in the presence of calcium ions covalently cross‑links the D do‑
mains of neighboring fibrin monomers. Factor XIIIa crosslinks or ligates γ‑chains more rapidly than α‑chains. At this stage, 
the fibrin polymer becomes insoluble and obtain mechanical strength. Further, two‑stranded fibrin molecules (protofibrils) 
laterally aggregate to make fibers, the process is enhanced by αC‑interactions of D‑domains. Elongation and thickening of 
fibrin fibers occurs at the same time with branching, as a result a three‑dimensional fibrin network is formed
199
ОбЗОРЫ ЛИТЕРАТУРЫ
тью регуляции скорости деградации. В нормальной 
биологической среде нити фибрина деградируют с 
помощью фибринолиза. В процессе фибринолиза 
неактивный плазминоген под действием внешней 
(тканевой активатор плазминогена (tPA) и активатор 
плазминогена типа урокиназы (uPA) и внутренней 
(XIIa фактор, калликреин) ферментативной акти‑
вации превращается в протеолитически активный 
фермент плазмин [26] (рис. 2). Плазмин асиммет‑
рично расщепляет фибрин на отдельные фрагменты: 
«ранние» крупномолекулярные продукты фибрино‑
лиза фрагменты X и Y и «поздние» фрагменты D и Е. 
Фибринолиз вызывает деградацию фибринового геля 
с формированием нетоксичных продуктов, однако 
внутренняя нестабильность фибрина рассматрива‑
ется как основная трудность при его использовании 
в качестве основного каркасного материала или по‑
крытия ТИ конструкций [27]. Помимо плазмина в 
деградации фибрина участвуют различные протеазы, 
в частности, важная роль в этом процессе отводится 
матриксным металлопротеиназам мембранного типа 
(МТ‑ММР) [28].
С возможностью регуляции скорости фибрино‑
лиза напрямую связан успех имплантации ТИС. 
В естественных условиях фибрин разлагается в те‑
чение нескольких дней или недель, при этом ско‑
рость фибринолиза зависит от структуры фибрина, 
особенностей сшивки и содержания ингибиторов 
протеаз [29]. Долгосрочная стабильность и механи‑
ческая целостность матрицы играют важную роль 
для клеток, которым необходимо определенное время 
и достаточная прочность каркаса, чтобы ремоделиро‑
вать матрицу. Фибриновые матрицы постепенно за‑
меняются зрелым коллагеном, который синтезируют 
клетки, заселившие толщу и поверхность матрицы 
(фибробласты, ЭК/ЭПК и ГМК) [27, 30].
Для контроля над процессом деградации фибрина 
используют два подхода: дополнительная попереч‑
ная сшивка нитей фибрина и применение ингиби‑
торов фибринолиза [31]. Дополнительная попереч‑
ная сшивка нитей фибрина достигается с помощью 
XIII фактора, который кроме латерального ковален‑
тного связывания между γ‑ и α‑цепями фибрина осу‑
ществляет перекрестное сшивание с фибрином таких 
молекул как α2‑антиплазмин, TAFI (активируемый 
тромбином ингибитор фибринолиза), PAI‑2 (инги‑
битор активации плазминогена 2 типа), что стабили‑
зирует фибриновую сеть и повышает устойчивость 
сшитого фибрина к фибринолизу [32, 33].
При создании фибриновых покрытий и карка‑
сов на основе фибрина в качестве протеолитиче‑
ского ингибитора в основном используют апроти‑
нин, а в качестве фибринолитического ингибитора 
ε‑аминокапроновую кислоту (ЭАКК). Вопрос вли‑
яния данных ингибиторов на жизнедеятельность, 
пролиферативную и функциональную активность 
Рис. 2. Принципиальная схема фибринолиза. МТ‑ММП – матриксные металлопротеиназы мембранного типа; tPA – 
тканевой активатор плазминогена; uPA – урокиназный активатор плазминогена; PAI – ингибитор активатора плазми‑
ногена; D – D‑домен; E – E‑домен
Fig. 2. Schematic diagram of fibrinolysis. MT‑MMP – membrane‑type matrix metalloproteinases; tPA – tissue plasminogen 
activator; uPA – urokinase plasminogen activator; PAI – plasminogen activator inhibitor; D – D‑domain; E – E‑domain
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клеток весьма важен, поскольку от этого зависит 
эффективность синтеза коллагена и формирование 
полноценной ткани. К сожалению, на этот вопрос 
пока нет однозначного ответа. Имеются сообщения 
как о положительном влиянии ингибиторов на жиз‑
недеятельность клеток [34], так и о неблагоприятных 
результатах [30] и отсутствии эффектов вообще [35]. 
В работе Grassl et al. протестирован широкий диа‑
пазон концентраций ЭАКК и показано отсутствие 
влияния на синтез коллагена ГМК, заселенных на 
фибриновую трубчатую конструкцию [35]. Противо‑
положные результаты представлены Mol et al. [30], в 
которых использование ЭАКК ингибировало форми‑
рование ВКМ, но не препятствовало пролиферации 
миофибробластов (МФБ) вены человека. Эти выводы 
были основаны на гистологической оценке тканевых 
конструкций после культивирования образцов в ста‑
тических условиях от 2 до 6 недель. Коллагеновые 
волокна в образцах с ЭАКК не определялись на всех 
сроках культивирования. Исследователи предполага‑
ют, что ингибирующий эффект ЭАКК на формиро‑
вание коллагеновых волокон связан с тем, что ЭАКК 
является синтетическим аналогом лизина и может 
выступать в качестве конкурентного остатка, блоки‑
рующего ковалентное сшивание молекул коллагена.
Также нет единого мнения среди ученых в отноше‑
нии влияния апротинина на жизнедеятельность кле‑
ток. Описано как усиление синтеза коллагена МФБ 
и потенцирование развития тканей при увеличении 
концентрации апротинина [34], так и отсутствие его 
влияния на формирование клетками ВКМ, в част‑
ности на синтез коллагена IV типа и ламинина [36]. 
По мнению Mühleder et al. [36], стабилизация фиб‑
рина с помощью апротинина вызывает нарушение 
ангиогенеза и формирования трубчатых 3D‑структур. 
Механизм данного эффекта авторы связывают с ин‑
гибированием фибринолиза. Тем не менее прямого 
влияния апротинина на ангиогенные свойства ЭК 
не обнаружено, поскольку в случае культивирова‑
ния клеток без фибрина присутствие апротинина в 
питательной среде усиливает ангиогенез [37]. Опи‑
сано влияние различных концентраций апротинина 
на вазореактивные (контрактильность/дилатация) и 
механические свойства ТИ протезов сосудов малого 
диаметра на основе фибрина [38]. По данным Swartz 
et al., апротинин повышает плотность заселения кле‑
ток и физико‑механические свойства ТИС, но лишь 
за счет сохранения структуры фибриновой матри‑
цы. Отмечено разнонаправленное влияние апроти‑
нина на вазореактивность ТИС. С одной стороны, 
он усиливает способность ТИС к вазодилатации, но 
одновременно снижает рецептор‑опосредованную и 
нерецепторную вазоконстрикцию [38].
Столь разноречивые мнения о влиянии ингибито‑
ров фибринолиза на свойства фибрина и поведение 
клеток не позволяют сформировать однозначные 
выводы и требуют дальнейшего всестороннего изу‑
чения.
ФиБриН КАК КлетОчНЫЙ НОСитель, 
ВОЗМОЖНОСть реГУлЯЦии еГО СВОЙСтВ
Важным моментом ТСИ является разработка 
трехмерного каркаса, имитирующего ВКМ, который 
способствует адгезии, пролиферации, миграции кле‑
ток и формированию полноценной ткани. Фибрин 
имитирует ВКМ и оказывает не только физическую 
поддержку клеток, но и действует как биомимети‑
ческая ниша, индуцируя биохимические и биофи‑
зические сигналы, регулирующие поведение клеток. 
Трехмерная фибриновая матрица имеет нанометри‑
ческую волокнистую структуру, которая включает 
микропористость и макропористость. Поры обес‑
печивают клеткам доставку питательных веществ и 
возможность миграции и колонизации [39]. Извест‑
но, что фибрин поддерживает экспансию, миграцию 
и пролиферацию различных типов клеток, включая 
ЭК [40], ЭПК [39], фибробласты [41], МФБ [11], ме‑
зенхимальные стволовые клетки (МСК) [42]. Струк‑
тура и физико‑механические свойства фибринового 
геля зависят от концентрации фибриногена и тромби‑
на [39, 43]. При низкой активности или концентрации 
тромбина нет полного отделения фибринопептидов A 
и B от фибриногена, соответственно, не формируют‑
ся полноценные нити фибрина и увеличивается вре‑
мя полимеризации, что сильно влияет на прочность 
матрикса. В случаях достаточной концентрации или 
активности тромбина размер пор и проницаемость 
фибринового носителя зависит от концентрации фиб‑
риногена. Так, увеличение концентрации фибриноге‑
на в диапазоне от 5 до 20 мг/мл снижает размер пор и 
проницаемость матрицы, но повышает ее прочность 
и жесткость [39, 43]. Однако слишком мелкие поры 
препятствуют миграции клеток в толщу матрикса и 
ухудшают их рост и выживаемость за счет снижения 
проницаемости и перфузии питательных веществ. 
Для ЭК, располагающихся на поверхности матрикса, 
изменения размера пор не оказывают столь значимо‑
го влияния на жизнедеятельность. Поэтому в зависи‑
мости от целей и задач оптимальная концентрация 
фибриногена должна подбираться индивидуально.
Kurniawan et al. показали, что буфер, который 
ранее считали инертным, значительно влияет на 
самосборку фибрина и проницаемость геля [44]. 
Буферные агенты, контролирующие pH среды, не 
влияют на первоначальную сборку фибрин‑моно‑
меров в протофибриллы, но сильно препятствуют 
дальнейшей латеральной ассоциации протофибрилл 
в более толстые волокна фибрина. Опосредованное 
буфером нарушение связывания протофибрилл вы‑
зывает заметное снижение проницаемости фибри‑
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новых сетей, но не оказывает значимого эффекта на 
модуль упругости [44].
Кроме концентрации фибриногена, фибрина и 
pH буфера на структурные свойства фибрина влия‑
ет концентрация ионов кальция (Са2+). Фибриновые 
гели с конечной концентрацией фибриногена 25 мг/
мл и выше, концентрацией Са2+ 20 мМ и рН между 
6,8 и 9 обладают прозрачностью и стабильностью 
[27]. При использовании компонентов фибрина вне 
этих диапазонов формируется мутный гель, который 
полностью деградирует в течение нескольких недель.
Оптимальное соотношение фибриноген/тромбин 
позволяет получать фибрин, который поддерживает 
рост ЭПК и их дифференцировку в направлении эн‑
дотелиального фенотипа с высокими ангиогенными 
свойствами [39]. Отмечено преимущество фибрино‑
вого носителя по сравнению с фибронектиновым. 
Показано, что жизнеспособность, дифференцировка 
и ангиогенные свойства ЭПК на фибрине выше по 
сравнению с фибронектином. Кроме того, фибрин 
способен поддерживать функционально активными 
большее количество клеток в течение более длитель‑
ного времени [39].
Распределение и распространение клеток на мат‑
рицах является важным аспектом для эффективного 
формирования ткани. Известно, что высокая одно‑
родность распределения клеток обуславливает высо‑
кий синтез белков ВКМ [30]. Поэтому принципиаль‑
ное значение имеет иерархичность и равномерность 
распределения клеток по всему объему скаффолда. 
В работе T. Aper et al. показано [11], что сокультуры 
ЭК и МФБ человека при заселении на композитную 
матрицу, состоящую из фибрина и каркаса из поли‑
глактина, формировали иерархическую структуру с 
равномерным монослоем ЭК на поверхности и про‑
никновении МФБ в толщу каркаса, соответствен‑
но структуре нативного сосуда. Миграция клеток 
с сохранением их жизнеспособности, по данным 
авторов, составляет 519 ± 27 мкм. В более глубоких 
слоях фибрина живых клеток не было обнаружено, 
что связывают с недостаточным снабжением кис‑
лородом и питательными веществами. Другие ис‑
следования показали трехмерное распространение 
заселенных фибробластов в фибрине на глубину до 
3 мм [30, 45]. Средняя толщина стенки коронарной 
артерии человека имеет диапазон от 390 до 1300 мкм, 
следовательно, максимальная глубина, обеспечива‑
ющая жизнеспособность МФБ в фибриновой матри‑
це, позволит создать сосуд малого диаметра. Таким 
образом, фибриновый гель как клеточный носитель 
в зависимости от типа клеток обеспечивает их иерар‑
хичное и равномерное распределение, способствует 
свободной миграции и пролиферации на поверхнос‑
ти и внутри матрицы. Это позволит быстро и эффек‑
тивно заселить фибрин и сформировать компактный 
состав. Кроме того, клеточный синтез белков ВКМ 
внутри матрицы предотвращает вымывание раство‑
римых компонентов и обуславливает созревание 
ВКМ в короткие сроки.
Хорошая эластичность фибринового геля являет‑
ся еще одним важным аспектом его эффективности 
как клеточного носителя. Эластичность определя‑
ет функциональные характеристики клеток, влия‑
ет на динамику ангиогенеза, регулирует миграцию 
и силу тракции клеток [46]. Фибрин обладает как 
эластичными, так и вязкими свойствами, которые 
напрямую связаны с деформацией сдвига. В свою 
очередь, деформация сдвига индуцирует запуск ком‑
плекса сигнальной механотрансдукции, регулирую‑
щей адаптацию клеток к их физическому окруже‑
нию. Фибриновые волокна необычайно растяжимы 
и эластичны [47], что выгодно отличает фибрин от 
других белковых волокон [48].
ФиБриН КАК НеПОСредСтВеННЫЙ 
реГУлЯтОр АНГиОГеНеЗА
В процессе заживления раны фибриновый сгусток 
не только ограничивает кровопотерю, но обеспечи‑
вает высвобождение ряда факторов, стимулирующих 
формирование новых кровеносных сосудов. Класси‑
ческая модель заживления ран признает активную 
роль клеток, которые влияют на поведение других 
клеток посредством сигнальной трансдукции, но при 
этом ВКМ отводится пассивная роль основы [49, 50]. 
В настоящее время доказано, что фибриновая матри‑
ца принимает прямое участие в регуляции ангиогене‑
за, колонизации и инвазии клетками [51]. Структура 
матрицы содержит не только сайты для связывания 
клеточных интегринов, но также определяет ско‑
рость и степень протеолитической деградации матри‑
цы, вызываемой непосредственно самими клетками 
[52]. Фактором, регулирующим и контролирующим 
колонизацию и инвазию фибрина ЭК, является 
фибринолиз, который в свою очередь определяется 
активностью металлопротеиназной и плазминовой 
системы [51]. Гемостаз и ангиогенез являются двумя 
взаимосвязанными физиологическими процессами, 
которые действуют сбалансированно и гармонично 
для восстановления микроциркуляции после пов‑
реждения сосудов [50]. Непосредственно после трав‑
мы чрезвычайно важно предотвратить чрезмерное 
кровотечение, и для этого необходима эффективная 
коагуляция. Начало ангиогенеза на этой стадии не‑
продуктивно и преждевременно, поскольку ново‑
образованные сосуды хрупки и нестабильны [53]. 
Поэтому процессы тромбообразования и ангиогенеза 
строго контролируются, и ангиогенез запускается 
только после того, как гемостаз был благополучно 
завершен. Доказательства непосредственного влия‑
ния фибрина на ангиогенез представлены в работе 
Hadjipanayi et al. [54]. Фибрин связывает многие про‑ 
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и антиангиогенные факторы, высвобождающиеся 
после коагуляции (трансформирующий фактор роста 
β (TGF‑β), фактор роста эндотелия сосудов (VEGF), 
фактор роста фибробластов (FGF), тромбоцитар‑
ный фактор роста (PDGF), тромбоцитарный фактор 
4 (PF4), тромбоспондин 1 (TSP1) [55], и принимает 
прямое участие в контролируемом высвобождении 
этих факторов и регуляции ангиогенеза. Механизм 
тонкой регуляции тесно связан с процессом фибри‑
нолиза и гемостаза. На ранних этапах фибриновый 
сгусток выполняет гемостатическую функцию и кон‑
тролируемо высвобождает ангиогенные ингибито‑
ры, при этом с помощью хемотаксических факторов 
способствует привлечению и миграции ЭК. На этапе 
сформированного фибринового сгустка и активации 
фибринолитических процессов фибрин дозированно 
повышает высвобождение проангиогенных факторов 
и снижает выход антиангиогенных, формируя усло‑
вия для эффективного ангиогенеза.
ФиБриН КАК СредСтВО дОСтАВКи 
ФАКтОрОВ рОСтА
Фибрин является самостоятельным регулятором 
поведения клеток. Во время морфогенеза и заживле‑
ния тканей высвобождение ростовых факторов (РФ) 
из ВКМ имеет решающее значение для привлечения 
клеток, регуляции зональности их распределения и 
передачи сигналов [56, 57]. При этом для правильно‑
го формирования ткани высвобождение РФ должно 
быть точно сбалансировано.
Фибриноген и фибрин через гепарин‑связыва‑
ющий домен способны неспецифически с высокой 
афинностью связывать и длительно удерживать РФ 
различных семейств (PDGF, VEGF, FGF, TGF‑β) [55, 
58]. Не связанные с фибриногеном/фибрином РФ 
быстро элюируют из фибриновой матрицы, тогда 
как связанные длительно удерживаются и медленно 
высвобождаются. Неспецифическое высокоафинное 
сродство фибрина к РФ играет важную роль в восста‑
новлении поврежденных тканей, поскольку фибрин 
действует как резервуар для доставки ростовых фак‑
торов, способствуя репарации и заживлению.
Замедления процесса высвобождения РФ можно 
добиться путем прессования фибрина, что одновре‑
менно увеличивает плотность каркаса и повышает 
физико‑механические свойства конструкции [53]. 
Другой способ повысить содержание РФ в фибри‑
не связан с использованием богатой тромбоцитами 
плазмы при изготовлении матрицы. Тромбоциты 
содержат большое количество РФ, таких как PDGF, 
TGF‑b1 и TGF‑b2, FGF, VEGF и инсулиноподобный 
фактор роста (IGF), которые стимулируют пролифе‑
рацию клеток, ремоделирование матрикса и ангио‑
генез [54]. Использование тромбоцитарного кон‑
центрата при формировании фибриновой матрицы 
является интересным вариантом для оптимизации 
заживления тканей [55], но не подходит для созда‑
ния протезов сосудов, поскольку усиливает тром‑
богенность конструкции. Кроме физиологической 
способности фибрина связывать и высвобождать РФ 
фибриновый гель/матрикс позволяет инкорпориро‑
вать факторы роста, биоактивные пептиды и белки 
[56], что открывает дополнительные возможности 
направленной дифференцировки и влияния на жиз‑
недеятельность заселенных клеток.
ВАЗОреАКтиВНОСть тиС НА ОСНОВе 
ФиБриНА
Идеальный ТИС‑протез должен адаптироваться 
к изменяющимся условиям кровотока, т. е. прояв‑
лять вазореактивность. Основным элементом ва‑
зореактивности являются ГМК, которые способны 
отвечать на контрактильные и дилятационные сти‑
мулы. Благодаря контрактильным свойствам и пра‑
вильному радиальному расположению сосудистых 
ГМК не только создаются условия для повышения 
прочности и стабильности каркаса, но и приобрета‑
ется вазореактивность всей конструкции. Swartz et 
al. изучали свойства ТИС малого диаметра на основе 
фибрина, заселенного ГМК и ЭК [32]. Способность 
ТИС к констрикции и расслаблению оценивали после 
воздействия различных вазоактивных веществ на 
кольцевые сегменты конструкции. Значительную 
механическую прочность и вазореактивность ТИС 
достигали уже через 2 недели созревания в стати‑
ческих условиях. После имплантации продолжался 
процесс ремоделирования с повышением механиче‑
ской прочности и сосудистой реактивности.
ФиБриН ПОВЫШАет СОПрОтиВлеНие 
КлетОК К НАПрЯЖеНиЮ СдВиГА
ЭК играют решающую роль в биологии сосудов 
и выполняют различные функции: служат селектив‑
ным барьером проницаемости, участвуют в регуля‑
ции тромбообразования и тромболизиса, адгезии 
тромбоцитов, модуляции тонуса сосудов, регуляции 
иммунного и воспалительного ответа, механотранс‑
дукции. Потеря ЭК вызывает локальную активацию 
патофизиологического каскада, приводящего к ги‑
перплазии неоинтимы [59]. Поэтому формирование 
и поддержание функционального, атромбогенного 
эндотелиального монослоя является ключевым тре‑
бованием при создании ТИС.
В физиологических условиях ЭК подвергаются 
сложному механическому воздействию, которое 
включает напряжение сдвига, давление и радиаль‑
ное растяжение. Известно, что более 70% ЕС, за‑
селенных на синтетический каркас, смываются в 
течение первых 20 минут после имплантации и этот 
процесс усугубляется при повышении уровня напря‑
203
ОбЗОРЫ ЛИТЕРАТУРЫ
жения сдвига [60]. Покрытие конструкции адгезив‑
ными белками дает возможность ЭК противостоять 
потоку. В качестве адгезивных белков используют 
фибронектин, коллаген, желатин, цельный ВКМ и 
фибрин. Наиболее полная сравнительная характе‑
ристика эффективности удержания клеток на поверх‑
ности сосудистого протеза, покрытого различными 
видами адгезивных белков, представлена в работе 
Chlupáč et al. [23]. Исследователи тестировали спо‑
собность к удержанию ЭК человека на коммерче‑
ских протезах из PET с коллагеном I типа и таких 
же протезах, дополнительно покрытых ламинином, 
фибрином и фибрином/фибронектином. Эффектив‑
ность заселения клеток через 4 часа внутриламинар‑
ного культивирования в условиях ротации составила 
22–30% от внесенного количества и существенно не 
различалась в протезах с покрытием и без покрытия. 
После 3‑дневного созревания заселенных протезов 
в статичных условиях их помещали в биореактор. 
Значительная и прогрессирующая во времени поте‑
ря клеток наблюдалась на коммерческом и по кры‑
том ламинином протезах. При тех же условиях с 
поверхности протезов, обработанных фибрином и 
фибрином/фибронектином, происходила менее зна‑
чимая потеря клеток, а к 120 мин отмечался даже 
рост их количества. Повышение содержания ЭК на 
по верх ности, обработанной фибрином или фибри‑
ном/фибронектином, исследователи связывают с 
началом пролиферации клеток.
В адгезии к фибронектину и фибрину вовлече‑
ны интегриновые рецепторы αvβ3 и α5β1 [61], ко‑
торые играют решающую роль в адаптации ЭК к 
гемодинамическим усилиям, их активация запускает 
внутриклеточную передачу сигналов и изменение 
экспрессии генов, активирующих ангиогенез и про‑
лиферацию [62]. Указанные рецепторы не задейство‑
ваны при адгезии ЭК к коллагену и ламинину [61], 
что подчеркивает преимущество взаимодействия ЭК 
с фибрином для формирования желаемых клеточ‑
ных ответов. Способность фибрина удерживать ЭК 
при напряжении сдвига не зависит от вида полимер‑
ной основы (PET, PTFE, ePTFE), а также способа 
использования фибрина (покрытие для полимеров 
или как самостоятельный каркас) [63]. Полностью 
фибриновые скаффолды также позволяют получать 
эндотелизацию высокой плотности и поддерживать 
монослой в условиях физиологически значимого на‑
пряжения сдвига [63].
К сожалению, покрытие трансплантатов адгезив‑
ными белками (ВКМ, плазмой или фибронектином) 
помимо улучшения адгезии ЭК способствует адге‑
зии и агрегации тромбоцитов и повышению риска 
тромбообразования. В сравнении с цельным ВКМ 
и желатином фибрин демонстрирует меньшую ак‑
тивацию и адгезию тромбоцитов на поверхности, 
и соответственно, меньшую тромбогенность [64]. 
Таким образом, фибрин является материалом выбора 
для поддержания эндотелизации ТИС в условиях 
пульсирующего кровотока.
ФОрМОВАНие ФиБриНА
Полимеризация фибрина происходит в течение 
определенного промежутка времени, что имеет свои 
положительные аспекты при создании ТИ‑конструк‑
ций. Существуют различные технологии изготов‑
ления скаффолдов: заливка формы для создания 
трехмерной пористой структуры и пропитывание 
каркаса для модификации или для формирования 
фибринового покрытия.
В первом варианте в желаемую форму заливают 
компоненты фибрина, позволяют им полимеризо‑
ваться, и далее готовую конструкцию высвобождают 
из формы. Благодаря первоначальной текучести сме‑
си компонентов при формировании фибрина возмож‑
но получение точных и сложных форм, например, 
клапаны и сложные сосуды с боковыми ответвлени‑
ями [65]. Свойство текучести позволяет пропитывать 
различные виды каркасов, что создает на поверхнос‑
ти стабильный фибриновый слой и придает конс‑
трукции новые желательные свойства [23]. Кроме 
того, введение культуры клеток в состав суспензии 
или раствора перед смешиванием и полимеризацией 
благоприятствует равномерному распределению кле‑
ток в залитых матрицах. Благодаря исключительно 
благоприятным свойствам фибрина для заселения 
клеток и дальнейшего ремоделирования в организме 
активно разрабатываются технологии изготовления 
фибриновых протезов сосудов малого диаметра с 
помощью заливки [15].
Однако использование только фибрина в качестве 
основы ТИС наталкивается на главную проблему – 
недостаточную механическую прочность фибрино‑
вых гелей, для того чтобы противостоять физиоло‑
гической динамической нагрузке in vivo.
НиЗКАЯ МеХАНичеСКАЯ ПрОчНОСть 
ФиБриНА, ВАриАНтЫ реШеНиЯ ПрОБлеМЫ
Применяемые техники повышения механической 
прочности фибриновых гелей включают два направ‑
ления: повышение прочностных свойств непосред‑
ственно самого фибрина и создание каркаса или 
гибридизация с полимерами/тканями.
Воздействие на фибрин с целью улучшения проч‑
ностных характеристик включает несколько вариан‑
тов: повышение концентрации фибриногена и тром‑
бина (описано выше), сшивание волокон фибрина 
XIIIa фактором, уплотнение структуры фибрина с 
помощью центробежной силы или компрессии, за‑
селение фибрина клетками при последующем со‑
зревании в биореакторе или статике. В работах по 
созданию ТИС используют как отдельные, так и со‑
четание нескольких методов [15, 16].
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Сшивание XIIIa фактором не только препятс‑
твует фибринолизу, но и увеличивает прочностные 
характеристики фибринового сгустка. С помощью 
XIIIa фактора возможно повышение модуля упру‑
гости волокон фибрина более чем в 8 раз и предела 
прочности в 4,5 раза [12, 16].
Улучшению физико‑механических свойства фиб‑
ринового сгустка в определенной степени способ‑
ствует механическое воздействие во время полимери‑
зации. Под действием непрерывных колебательных 
сил достаточной интенсивности формируется более 
жесткая и прочная фибриновая матрица по сравне‑
нию с аналогичными матрицами, не подвергнутыми 
механическому давлению [66]. Thomas Aper и груп‑
па исследователей представили технологию высоко‑
скоростного центробежного формования, благодаря 
которой значительно увеличивалась биомеханиче‑
ская стабильность фибриновых трубчатых каркасов 
при увеличении скорости вращения пресс‑формы 
от 1000 до 15 000 об/мин [15]. Основной принцип 
центробежного формования связан с удалением из‑
быточной жидкости, составляющей более 80% объ‑
ема фибриновой матрицы, происходящее при этом 
уплотнение фибринового сгустка способствует уве‑
личению сшивания фибриновых волокон. Замечено, 
что изолированное центробежное формование менее 
эффективно, чем сочетание аналогичных парамет‑
ров центробежной силы и сшивание XIIIа фактором. 
Более того, введение ЭК и ГМК в состав фибрина 
наряду с добавлением XIIIа фактора дополнительно 
повышает прочность трубчатой фибриновой конс‑
трукции [15].
Заселение фибробластами, ГМК и ЭК фибрино‑
вой конструкции способствует укреплению стенки 
за счет формирования клеточных взаимодействий, 
синтеза белков ВКМ. Однако для улучшения физико‑
механических свойств после заселения клетками in 
vitro должен пройти период созревания конструкции 
в статических или динамических условиях. Усло‑
вия пульсирующего потока ускоряют и повышают 
эффективность созревания фибриновых конструк‑
ций. Кондиционирование в условиях пульсирующе‑
го биореактора фибринового каркаса, заселенного 
фибробластами, за 7 недель усиливает прочность 
конструкции до параметров нативной артерии [67].
Недостаточная прочность и жесткость фибри‑
новых матриксов тесно перекликается с проблемой 
усадки фибрина [65]. Воздействие пульсирующего 
потока на заселенную клетками фибриновую конс‑
трукцию снижает процент усадки фибрина [68]. 
Пульсирующий поток стимулирует экспрессию бел‑
ков цитоскелета, выравнивает заселенные клетки по 
направлению потока, а также значительно увеличи‑
вает синтез и накопление белков ВКМ, это повышает 
прочностные и упругие свойства матрицы, активиру‑
ет ремоделирование и создает резистентный каркас, 
препятствующий усадке [68].
Формирование укрепляющего полимерного кар‑
каса или армирующей сетки в фибриновой основе 
не только улучшает прочностные характеристики, 
но и сокращает период созревания фибриновой 
конструкции. Так, создание быстро разлагающегося 
каркаса из полигликолевой кислоты с поли‑4‑гид‑
роксибутиратом на фибриновой основе, заселенной 
МФБ, снизило время подготовки до 4 недель [69]. 
Через 4 недели динамической деформации in vitro 
механические характеристики ТИС приобрели по‑
казатели, сопоставимые с внутренней маммарной 
артерией (давление на разрыв 903 ± 123 мм рт. ст.). 
Более короткий период подготовки описан при уси‑
лении стенки аутологичного фибринового сосудис‑
того протеза, заселенного МФБ, армирующей сеткой 
из поливинилиденфторида (PVDF) [70]. За 2 недели 
пребывания конструкции в условиях биореактора 
с физиологическими параметрами скорости потока 
и градиента давления удалось повысить среднюю 
прочность удерживания шва до 6,3 N, а прочность 
на разрыв до 236 мм рт. ст. Одновременно в матри‑
це фибринового геля отмечалось хорошее развитие 
тканей и высокое сходство с нативными сосудами.
Армированные фибриновые ТИС малого диа‑
метра после имплантации показывают очень обна‑
деживающие результаты: высокую проходимость, 
от сут ствие кальцификации и аневризм, признаки 
активного ремоделирования стенки (присутствие 
ГМК и зрелых аутологичных белков ВКМ) и фор‑
мирование монослоя ЭК на внутренней поверхности 
протеза [71].
При изготовлении сосудистых протезов все боль‑
шую популярность завоевывает метод электроспин‑
нинга, позволяющий формировать наноразмерные 
волокна и создавать пористую структуру каркаса. 
Предложен вариант изготовления фибринового кар‑
каса, укрепленного ультратонкой волокнистой обо‑
лочкой из поли‑ε‑капролактона (PCL) с использова‑
нием электроспиннинга, который дает возможность 
за 1 неделю получить готовый к имплантации протез 
сосудов малого диаметра [72]. Через неделю имплан‑
тации мышам эти протезы приобрели прочностные 
свойства, аналогичные нативной артерии. Опосре‑
дованное фибрином клеточное ремоделирование, 
стабильная интима, обильное отложение матрикса с 
организованными слоями коллагена и эластиновыми 
волокнами формировались уже с 4‑й недели имп‑
лантации. Графты показали высокую проходимость, 
низкие тромбогенность и склонность к кальцифи‑
кации. Данная технология имеет многообещающую 
перспективу развития, но требует дополнительных 
исследований на крупных животных с удлинением 
сроков имплантации.
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Концепция гибридных скаффолдов, сочетающих 
в себе преимущества натуральных и синтетических 
материалов, очень привлекательна и кажется эф‑
фективной. Покрытия на поверхности полимеров и 
децеллюляризированных тканей призваны создать 
сайты клеточной адгезии и повысить биосовмести‑
мость, при этом фибриновому покрытию уделяется 
большое внимание. В данной технологии формооб‑
разование и основную механическую нагрузку не‑
сет полимерный каркас или децеллюляризированная 
ткань, а фибриновое покрытие создает на поверхнос‑
ти биосовместимый слой, что облегчает клеточную 
инвазию и рост. Хорошая проникающая способность 
фибринового геля, крепкое сцепление с рельефной 
или пористой поверхностью после полимеризации 
позволяют использовать фибрин в качестве покры‑
тия или пропитки каркасов из различных полимер‑
ных материалов или ксеногенной ткани [23, 71, 73]. 
В качестве полимерной основы биомиметического 
гибридного каркаса с биологическими свойствами 
фибрина используют пористый PCL [74], полилактид 
[71], PET [23], PTFE/дакрон [75]. Для сохранения ме‑
ханических свойств и улучшения биосовместимости 
разрабатывают биологические композитные каркасы 
на основе децеллюляризованных артерий, покрытых 
фибриновым гелем [73]. Предлагается изготавли‑
вать гибридный каркас путем нанесения аэрозоль‑
ного фибринового геля на внутреннюю и наружную 
поверхности децеллюляризованных артерий с по‑
следующим заселением клетками (МФБ и ЭК). При 
этом способе децеллюляризованные волокна сонной 
артерии оказываются тесно переплетены с волокна‑
ми фибринового геля, а слои прочно связаны между 
собой. Полученные гибридные каркасы/сосудистые 
трансплантаты и нативные артерии демонстрируют 
схожие физико‑механические характеристики [73].
Таким образом, уплотненный и армированный 
фибрин, а также гибридные варианты каркасов яв‑
ляются потенциальными основами для создания эф‑
фективных протезов сосудов малого диаметра.
ВОЗМОЖНОСть СОЗдАНиЯ 
АУтОлОГичНОГО ПрОтеЗА НА ОСНОВе 
ФиБриНА
Одной из главных целей в ТСИ является создание 
полностью аутологичного протеза сосудов малого 
диаметра. Открытие сосудистых ЭПК позволяет 
получать чистые культуры аутологичных ЭК даже 
от пациентов с ССЗ. ЭПК могут быть получены из 
собственной периферической крови. Увеличение 
количества ЭПК в ответ на сосудистое механичес‑
кое повреждение, гипоксию и ишемию расширяет 
возможность выделения ЭК из крови, которая пред‑
ставляет собой наиболее доступный, постоянный 
и неистощимый источник аутологичных колоние‑
формирующих ЭК (КФЭК) (Endothelial Colony For‑
ming Cells – ECFCs) [76, 77]. Кроме того, из крови 
возможно изолировать колониеформирующие ГМК 
(КФГМК) (Late Outgrowth Smooth Muscle Cells – 
LOSMC) [78, 79], необходимые для заселения стенки 
сосудистого протеза.
Aper et al. удалось получить полностью аутоло‑
гичный ТСИ‑протез, объединив все три составляю‑
щие: фибриновый каркас, КФЭК и КФГМК [15]. Для 
получения высококомпактного фибринового матрик‑
са с удовлетворительными физико‑механическими 
свойствами использовали сшивание XIIIа фактором, 
высокоскоростное центробежное формование, засе‑
ление КФЭК и гладкомышечными клетками КФГМК, 
которые были изолированы из периферической кро‑
ви. Конструкция имплантировалась овцам сроком на 
1 и 6 месяцев. В результате активного ремоделиро‑
вания стенки протеза через 6 месяцев имплантации 
сформировалась структура, схожая с нативной арте‑
рией. Фибрин был замещен вновь синтезированными 
белками ВКМ, обнаружено врастание клеток и ка‑
пилляров из окружающей ткани в имплантированные 
сегменты, в итоге биомеханические свойства стали 
соответствовать свойствам нативной артерии. Не‑
смотря на очевидный успех, прочностные свойства 
протезов до имплантации не в полной мере соответс‑
твовали нативной артерии, и одна из овец умерла от 
разрыва протеза в процессе операции. Возможным 
решением проблемы может стать дополнительное 
введение этапа созревания фибриновой заселенной 
конструкции в условиях биореактора, что несколько 
увеличит время подготовки конструкции к имплан‑
тации. Тем не менее результаты вселяют надежду, 
что из доступных источников собственных клеток и 
тканей пациента могут быть получены функциональ‑
ные, полностью аутологичные сосудистые протезы.
ЗАКлЮчеНие
Фибрин является перспективным материалом в 
ТСИ. Он имеет огромный потенциал формования, 
позволяющий получать сложные трехмерные формы. 
Фибриновый каркас обладает уникальными инстру‑
ментами для адгезии, миграции и удержания клеток в 
условиях напряжения сдвига, способен контролиро‑
вать ангиогенез, накапливать и дозированно высво‑
бождать факторы роста. Возможность контролиро‑
вать биодеградацию и морфобиологические свойства 
фибрина позволяют подбирать и сохранять требуе‑
мые характеристики. Перечисленные преимущества 
фибрина в сочетании с доступностью источника и 
отсутствием иммунного ответа после имплантации 
делают его идеальным каркасом для создания ТИС‑
графтов. Фибриновый гель обладает внутренним по‑
тенциалом, превосходя во многом другие матричные 
материалы, за исключением механической прочнос‑
ти. Во всем мире продолжаются поиски способов 
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повышения механической прочности фибриновых 
матриц, при этом технология гибридных скаффол‑
дов или армирования фибрина может стать одним из 
вариантов решения данной проблемы. Кроме того, 
на основе фибрина возможно создание полностью 
аутологичного ТИ‑сосудистого протеза.
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